





















Resumen	El	 titanio	es	un	material	muy	utilizado	en	el	campo	de	 la	biomedicina	por	sus	buenas	propiedades	mecánicas	y	su	gran	biocompatibilidad.	Como	todos	los	metales,	presenta	un	 problema	 para	 actuar	 como	 biomaterial:	 el	 apantallamiento	 de	 tensiones.	 Para	reducir	el	módulo	elástico	del	titanio	se	han	construido	muestras	porosas	con	la	técnica	de	impresión	3D.	El	titanio	no	presenta	bioactividad,	por	eso	se	ha	biofuncionalizado	con	4	biopolímeros	diferentes	 tipo	 elastina	 (ELPs).	 Estos	biopolímeros	 con	 fragmentos	de	 elastina	 y	 cada	uno	tiene	diferentes	motivos	celulares	para	caracterizar	funciones	biológicas	distintas.	1K	no	tiene	ningún	motivo	celular,	H3	tiene	el	motivo	celular	DDDEE4	que	favorece	la	mineralización,	HRGD	contiene	el	motivo	celular	RGD	que	promueve	la	adhesión	y	H4R4	contiene	los	dos	motivos.	La	adhesión	de	los	polímeros	a	las	estructuras	de	titanio	se	ha	realizado	mediante	la	silanización,	creando	así	un	enlace	covalente	entre	el	biopolímero	y	el	titanio.	Se	han	realizado	ensayos	 in	vitro	de	adhesión	 tras	4h	de	 incubación,	de	proliferación,	mineralización	y	diferenciación	para	4h,	7	días,	14	días,	21	días	y	28	días	de	incubación.	La	 caracterización	 celular	 del	 ensayo	 de	 adhesión	 se	 ha	 hecho	mediante	microscopía	electrónica	 de	 barrido	 (SEM),	 donde	 se	 ha	 observado	 que	 las	 células	 con	 una	mejor	adhesión	se	encontraban	en	la	muestra	funcionalizada	con	HRGD.	El	 ensayo	de	proliferación	 se	 ha	 realizado	midiendo	 la	 actividad	de	 la	 enzima	 lactato	deshidrogenasa	(LDH)	y	se	ha	observado	que	la	muestra	que	más	ha	proliferado	ha	sido	la	funcionalizada	con	HRGD.	El	ensayo	de	diferenciación	se	ha	realizado	midiendo	la	actividad	de	la	enzima	fosfato	alcalina	(ALP)	y	se	ha	observado	que	las	células	que	han	diferenciado	más	a	los	14	días	de	incubación	han	sido	las	que	se	encontraban	en	las	muestras	funcionalizadas	con	H3.	El	 ensayo	de	mineralización	 se	 ha	 realizado	 con	Alizarin	Red	 -	 S	 (AR-S)	 y	 la	muestra	dónde	las	células		han	mineralizado	más	han	sido	las	funcionalizadas	con	H3.		 	
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El	hueso	está	formado	por	el	tejido	óseo,	cartílago,	tejido	conectivo	denso,	epitelio,	tejido	adiposo	 y	 tejido	 nervioso.	 El	 tejido	 óseo	 padece	 continuamente	 formación	 de	 nuevo	tejido	óseo	y	destrucción	del	hueso	precedente.	El	 hueso	 está	 formado	 por	 una	matriz	 extracelular	 donde	 se	 encuentran	 células	muy	separadas	entre	sí.	La	matriz	osteoide	está	constituida	por	un	15%	de	agua,	un	30%	de	fibras	 colágenas	 y	 un	 55%	 de	 sales	 minerales	 cristalizadas.	 La	 sal	 mineral	 más	abundante	es	 el	 fosfato	de	 calcio	 (Ca3(PO4)2),	 que	 se	 combina	 con	otra	 sal	mineral,	 el	hidróxido	 de	 calcio	 (Ca(OH)2),	 para	 formar	 los	 cristales	 de	 hidroxiapatita	(Ca10(PO4)6(OH)2).	A	medida	que	se	van	formando,	también	se	combinan	con	otras	sales	minerales,	 como	 el	 carbonato	 de	 calcio	 (CaCO3)	 y	 con	 iones	 como	 el	magnesio,	 flúor,	potasio	y	sulfato.	Cuando	 estas	 sales	 se	 depositan	 en	 las	 estructuras	 de	 fibra	 de	 colágeno	 de	 la	matriz	osteoide,	 estas	 sales	 se	 cristalizan	 y	 el	 tejido	 se	 endurece.	 Este	 proceso	 se	 denomina	calcificación,	y	lo	inician	las	células	productoras	de	hueso	llamadas	osteoblastos.	El	tejido	óseo	está	constituido	por	cuatro	tipos	celulares:	-	 Células	 mesenquimales:	 Son	 células	 madre	 que	 derivan	 del	 mesénquima.	 Son	 las	únicas	 células	 óseas	 que	 experimentan	 diferenciación	 celular,	 las	 células	 se	 pueden	transformar	en	osteoblastos.	-	 Osteoblastos:	 Son	 las	 células	 formadoras	 de	 hueso	 que	 sintetizan	 y	 secretan	 fibras	colágenas	y	otros	componentes	orgánicos	necesarios	para	construir	la	matriz	osteoide	e	inician	 la	 calcificación.	 A	 medida	 que	 se	 rodean	 de	 matriz	 osteoide	 van	 quedando	atrapados	y	se	convierten	en	osteocitos.	
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-	Osteocitos:	Son	 las	células	principales	del	hueso	que	mantienen	el	 tejido	óseo.	Estas	células	mantienen	el	metabolismo	del	hueso	a	 través	del	 intercambio	de	nutrientes	y	productos	metabólicos	con	la	sangre.	-	Osteoclastos:	Son	células	gigantes	que	derivan	de	la	fusión	de	al	menos	50	monocitos	(una	 clase	 de	 glóbulo	 blanco)	 y	 se	 agrupan	 en	 el	 endocito.	 Estas	 células	 liberan	poderosas	 enzimas	 lisosómicas	 y	 ácidos	 que	 digieren	 los	 componentes	 minerales	 y	proteicos	de	la	matriz	osteoide	subyacente.	Esta	descomposición	de	la	matriz	osteoide,	denominada	 resorción,	 es	 parte	 de	 la	 formación,	 el	 mantenimiento	 y	 la	 reparación	normales	del	hueso.	Existen	dos	tipos	de	tejido	óseo:	el	tejido	óseo	compacto	y	el	tejido	óseo	esponjoso.	El	 tejido	 óseo	 compacto	 contiene	 pocos	 espacios	 y	 es	 el	 componente	más	 fuerte	 del	tejido	óseo.	Aproximadamente	un	80%	del	esqueleto	está	formado	por	hueso	compacto.	Se	compone	de	osteonas	y	cada	una	consta	de	un	conducto	central	alrededor	del	cual	se	dispone	una	serie	de	laminillas	concéntricas.	El	tejido	óseo	esponjoso	no	contiene	osteonas,	está	compuesto	por	laminillas	dispuestas	en	un	patrón	irregular	de	finas	columnas	denominadas	trabéculas,	entre	las	que	existen	espacios	que	pueden	apreciarse	a	simple	vista.	Aproximadamente	un	20%	del	esqueleto	está	formado	por	hueso	esponjoso	[1].	En	cuanto	a	propiedades	mecánicas	el	 tejido	óseo	presenta	un	módulo	elástico	E	que	puede	variar	entre	2	y	20	GPa	[2].	
2.2.	BIOCOMPATIBILIDAD	Y	BIOACTIVIDAD	
La	biocompatibilidad	se	refiere	a	la	capacidad	de	un	biomaterial	para	realizar	la	función	para	 la	que	ha	sido	diseñado,	 con	respecto	a	una	 terapia	médica,	 sin	producir	ningún	efecto	 local	 o	 sistémico	 indeseado	 en	 el	 receptor	de	dicha	 terapia,	 pero	 generando	 la	respuesta	celular	o	tisular	más	apropiada	en	dicha	situación	específica,	y	optimizando	el	rendimiento	de	dicha	terapia	[3].					
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La	 biocompatibilidad	 implica	 bioseguridad	 y	 la	 biofuncionalidad;	 La	 bioseguridad	significa	 que	 el	 material	 no	 debe	 causar	 efectos	 nocivos	 en	 el	 organismo,	 como	 la	inflamación	 crónica,	 infección,	 trombogénesis	 y	 no	 debe	 ser	 tóxico	 ni	 en	 su	 forma	primaria	ni	en	sus	productos	de	degradación.	La	biofuncionalidad	es	 la	necesidad	de	un	material	de	ser	capaz	de	desencadenar	una	respuesta	 benéfica	 del	 organismo	 receptor	 para	 el	 funcionamiento	 óptimo	 del	dispositivo	médico.				Los	 materiales	 bioactivos	 producen	 unas	 acciones	 y	 reacciones	 controladas	 en	 el	entorno	fisiológico,	ayudando	a	la	regeneración	de	tejidos.	Los	 biomateriales	 son	 conocidos	 por	 su	 alta	 biocompatibilidad	 pero	 carecen	 de	bioactividad.	 Para	 activarlos	 es	 necesario	 modificar	 la	 superficie	 introduciendo	moléculas	 biológicamente	 relevantes.	 Hoy	 en	 día	 hay	 mucha	 investigación	 para	bioactivar	 los	 biomateriales	 y	 obtener	 una	 respuesta	 biológica	mejor,	 algunos	 de	 los	métodos	son:	recubrimientos	de	hidroxiapatita,	adsorción	de	proteínas,	recubrimientos	con	péptidos	o	polímeros	que	contienen	secuencia	RGD	o	la	ingeniería	de	tejidos	óseos	en	la	que	el	biomaterial	son	las	células	óseas.	
2.3.	EL	TITANIO	PARA	APLICACIONES	MÉDICAS	












	Cómo	 se	 puede	 ver	 en	 la	Tabla	 1	 la	 densidad	 del	 titanio	 es	 relativamente	 baja	 (4,7	g/cm3)	comparada	con	otros	materiales	utilizados	en	el	campo	de	la	medicina	como	el	acero	inoxidable	(7,9	g/cm3)	o	las	aleaciones	de	cobalto	(8-9	g/cm3).		Las	propiedades	mecánicas	que	presenta	son	inferiores	a	otros	metales	utilizados,	pero	sus	propiedades	específicas	son	superiores	al	acero	inoxidable	y	aleaciones	base	cobalto	gracias	a	su	baja	densidad.	Una	de	las	propiedades	más	interesantes	es	su	módulo	elástico	(110	GPa),	inferior	al	del	acero	inoxidable	(200	GPa)	y	al	de	las	aleaciones	de	cobalto	(220	Gpa).	Interesa	que	el	módulo	elástico	sea	lo	más	pequeño	posible,	ya	que	el	módulo	elástico	del	hueso	es	de	unos	20	GPa	[5,	6].	Esta	diferencia	tan	grande	entre	el	módulo	elástico	del	hueso	y	el	módulo	elástico	del	biomaterial	provoca	un	defecto	llamado	apantallamiento	de	tensiones.	
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El	apantallamiento	de	tensiones	hace	que	todas	las	cargas	las	absorba	el	material	con	un	módulo	elástico	mayor,	 es	decir,	 el	biomaterial	 implantado.	Como	consecuencia,	 al	no	haber	cargas	estimulantes	en	el	hueso,	no	se	produciría	la	regeneración	ósea	[6].	Es	por	eso	que	se	plantea	construir	estructuras	porosas	de	titanio,	así	el	módulo	elástico	del	titanio	se	parecería	más	al	del	hueso.	
2.4.	TÉCNICAS	DE	FABRICACIÓN	DE	ESTRUCTURAS	POROSAS	













importante	es	que	los	poros	estén	interconectados	para	que	los	nutrientes	puedan	fluir	a	través	de	la	estructura.	Para	 conseguir	 estas	 condiciones	 de	 estructura	 porosa	 el	 único	 método	 que	 lo	proporciona	es	el	3D	Printing,	por	esta	razón	se	ha	utilizado	el	método	de	impresión	3D	para	la	fabricación	de	las	estructuras	porosas	de	titanio.	
2.5.	FUNCIONALIZACIÓN	DEL	TITANIO	
Como	 se	 ha	 comentado	 anteriormente	 el	 titanio	 es	 un	 material	 bioinerte,	 y	 en	 los	biomateriales	 se	 busca	 la	 mejor	 interacción	 entre	 la	 célula	 y	 el	 biomaterial	 para	favorecer	 la	 regeneración	 de	 tejidos.	 Por	 eso	 hay	mucha	 investigación	 en	mejorar	 la	bioactividad	 de	 los	 biomateriales	 metálicos.	 Algunas	 de	 las	 maneras	 para	 bioactivar	estos	materiales	es	a	través	de	la	modificación	de	la	superficie	introduciento	moléculas	biológicamente	 relevantes	 cómo	 proteínas	 o	 fragmentos	 de	 ellas.	 Algunos	 de	 estos	métodos	son:	




Como	 solución	 a	 estos	 problemas	 aparece	 la	 siguiente	 vía	 de	 investigación	 que	 tiene	como	 objetivo	 cubrir	 la	 superficie	 con	 péptidos	 o	 fragmentos	 de	 proteínas	 que	contengan	 las	 secuencias	 bioadhesivas	 que	 tenían	 las	 proteínas	 de	 la	 anterior	 vía	 de	investigación.		Las	ventajas	de	utilizar	péptidos	sintéticos	es	el	control	más	preciso	que	se	obtiene	de	su	composición	química	y	de	 su	 inmovilización	sobre	una	 superficie	bioinerte.	Debido	al	alto	 peso	 molecular	 de	 las	 proteínas,	 los	 péptidos	 son	 más	 resistentes	 a	 la	desnaturalización	cuando	se	ven	sometidos	a	cambios	de	pH	y	al	calor.	Schaffner	 et	 al.	 [16]	 reportaron	 que	 la	 secuencia	 RGD	 se	 expresa	 en	 muchas	 de	 las	moléculas	de	la	matriz	extracelular,	y	son	responsables	del	anclaje	celular.		
Biopolímeros	tipo	elastina	(ELPs)	La	 elastina	 es	 una	 proteína	 natural	 de	 la	 matriz	 extracelular	 responsable	 de	 las	propiedades	elásticas	de	los	tejidos	y	órganos	de	los	vertebrados.	Se	encuentra	presente	en	las	zonas	donde	se	requiere	elasticidad	y	resiliencia	tales	como	arterias,	ligamentos,	tendones,	pulmones,	piel	y	cartílago	elástico	Se	trata	de	un	polímero	amorfo	con	un	peso	molecular	 de	 70	 kDa.	 El	 interés	 por	 esta	 proteína	 estructural	 en	 el	 campo	 de	 los	biomateriales	 viene	de	 sus	 excelentes	propiedades	de	 elasticidad,	 auto-montaje,	 larga	estabilidad	 (t1/2	 =70	 años)	 y	 actividad	 biológica.	 Está	 formada	 por	 una	 cadena	de	aminoácidos	con	 dos	 regiones:	 una	 hidrofóbica	 constituida	 por	 los	 aminoácidos	apolares,	 	valina	 (V),	prolina	 (P)	y	glicina	 (G),	 y	 otra	 	hidrofílica	con	 los	aminoácidos	lisina	 (K)	y	alanina	 (A).	 La	 región	 hidrofóbica	 es	 la	 que	 confiere	 la	elasticidad	característica	a	la	elastina.	Aproximadamente	el	90%	de	sus	aminoácidos	son	de	cadena	lateral	apolar	y	existen	ciertas	secuencias	que	se	encuentran	repetidas	como	VPG,	VPGG,	GVGVP,	IPGVG,	VAPGVG.	La	más	común	es	la	secuencia	GVGVP,	que	aparece	en	fragmentos	que	contienen	hasta	11	pentapéptidos	consecutivos	(VPGVG)11.			La	 elastina	 posee	 la	 habilidad	 de	 sufrir	 una	 gran	 deformación	 sin	 romperse	 y	 la	recuperación	 posterior	 de	 la	 disposición	 original	 cuando	 el	 esfuerzo	 ha	 terminado,	además	de	una	gran	resistencia	a	 la	 fatiga.	 Intercaladas	entre	 las	 fibras	de	elastina,	se	
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encuentran	 largas	 fibras	 de	 colágeno,	 inelásticas,	 que	 limitan	 la	 extensión	 de	 la	 fibra,	previniendo	así	que	el	tejido	se	desgarre.	Los	 polímeros	 tipo	 elastina	 (ELPs)	 son	 un	 nuevo	 tipo	 de	 polímeros	 proteicos.	 Todos	ellos	están	basados	en	la	recurrencia	de	los	motivos	que	son	considerados	“bloques	de	construcción”	en	 la	elastina	natural.	La	composición	más	común	es	poli(VPGXG),	en	el	que	X	 representa	un	aminoácido	natural	 a	 excepción	de	 la	prolina.	En	 función	de	ese	aminoácido,	el	polímero	tendrá	unas	propiedades	físico-químicas	u	otras	[17].	La	gran	mayoría	 de	 los	 ELPs	 sintéticos	 se	 sintetizan	 a	 partir	 de	 modificaciones	 de	 ese	pentámero,	 sustituyendo	 uno	 o	 más	 aminoácidos	 del	 pentámero	 original	 por	 otros	naturales	o	modificados.	Mediante	 la	 tecnología	de	ADN	recombinante	molecular	 se	puede	diseñar	y	 sintetizar	materiales	 utilizando	 las	 funciones	 de	 las	 proteínas	 naturales.	 Estos	 polímeros	sintetizados	 mediante	 técnicas	 de	 Ingeniería	 genética	 son	 denominados	 como	
recombinámeros	 tipo	 elastina,	 ELRs.	 Los	 ELRs	 conservan	 las	 propiedades	extraordinarias	 de	 la	 elastina,	 como	 son:	 biocompatibilidad,	 biodegradabilidad,	capacidad	de	autoensamblado	y	bioactividad;	capaces	de	sustituir	y	regenerar	un	tejido	dañado.	 Además,	 estos	 polímeros	 presentan	 una	 naturaleza	 inteligente	 al	 tener	 la	capacidad	 de	 respuesta	 ante	 estímulos	 como	 la	 temperatura,	 el	 pH	 o	 la	 radiación	luminosa	[18].	Todos	 los	 ELPs	 funcionales	 muestran	 la	 denominada	 Temperatura	 de	 Transición	Inversa	(TTI).	Por	debajo	de	la	TTI,	las	cadenas	poliméricas	se	encuentran	en	estado	de	desorden	conformacional,	en	el	que	la	cadena	está	extendida	con	disposición	al	azar.	El	polímero	 es	 soluble	 y	 da	 lugar	 a	 disoluciones	 transparentes	 debido	 a	 la	 hidratación	hidrófoba.	Al	aumentar	la	temperatura	de	la	disolución	por	encima	de	la	TTI,	el	polímero	sufre	un	cambio	de	estado,	se	pliega	y	ensambla	adoptando	una	disposición	ordenada,	regular	y	no	aleatoria	conocida	como	espiral	β.	En	este	estado,	el	polímero	comenzará	a	formar	agregados,	que	precipitarán	de	la	disolución.	La	temperatura	de	transición	en	los	polímeros	 tipo	 elastina,	 suele	 ser	 cercana	 a	 la	 temperatura	 ambiente	 o	 fisiológica,	 y	dependerá	de	diferentes	 factores:	 efectos	 de	 las	 sales	 disueltas,	 efectos	 de	 la	 presión,	
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Se	 han	 utilizado	 polímeros	 tipo	 elastina	 sintetizados	mediante	 técnicas	 de	 ingeniería	genética	(ELRs)	para	aumentar	la	bioactividad	del	material	y	han	sido	proporcionados	por	 el	 grupo	 BIOFORGE	 de	 la	 Universidad	 de	 Valladolid.	 Todos	 ellos	 presentan	 unas	propiedades	muy	interesantes,	como	su	bajo	módulo	elástico	y	una	elongación	de	rotura	muy	similar	a	la	de	la	elastina.		Como	 ya	 se	 ha	 comentado	 anteriormente,	 la	 eslastina	 está	 formada	 por	 una	 cadena	de	aminoácidos	con	 dos	 regiones:	 una	 hidrofóbica	 constituida	 por	 los	 aminoácidos	apolares,	 	valina	 (V),	prolina	 (P)	y	glicina	 (G),	 y	 otra	 	hidrofílica	con	 los	aminoácidos	lisina	 (K)	y	alanina	 (A).	 La	 región	 hidrofóbica	 es	 la	 que	 confiere	 la	elasticidad	característica	a	la	elastina.	Aproximadamente	el	90%	de	sus	aminoácidos	son	de	cadena	lateral	apolar	y	existen	ciertas	secuencias	que	se	encuentran	repetidas	como	VPG,	VPGG,	GVGVP,	IPGVG,	VAPGVG.	La	más	común	es	la	secuencia	GVGVP,	que	aparece	en	fragmentos	que	contienen	hasta	11	pentapéptidos	consecutivos	(VPGVG)11.			El	 pentapéptido	 VPGIG	 procedente	 de	 la	 elastina	 natural	 aporta	 al	 biopolímero	 las	características	elastoméricas	y	elevada	biocompatibilidad	anteriormente	mencionadas.	En	 el	 monómero	 el	 dominio	 más	 repetido	 es	 el	 pentapéptido	 VPGIG	 seguido	 del	pentapéptido	VPGKG,	donde	se	sustituye	una	Isoleucina	por	una	Lisina	[17]	(Figura	5).		
	
Figura	5.	Secuencias	de	los	biopolímeros	[17].	Donde:	(VPGIG):	 es	 la	matriz	 y	 aporta	 unas	 propiedades	mecánicas	 comparables	 a	 las	 de	 la	matriz	extracelular.	
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Las	células	que	se	han	utilizado	en	los	ensayos	in	vitro	han	sido	células	mesenquimales	de	rata	(rMSCs).	Las	células	se	han	cultivado	en	medio	Advanced	DMEM	suplementado	con	 2mM	 L-glutamina,	 penicilina/estreptomicina	 (50U/ml	 y	 50µg/ml,	
Funcionalización	de	estructuras	porosas	de	titanio	mediante	polímeros	recombinantes	de	tipo	elastina	 	 	
	 	 19	
respectivamente),	 20	 mM	 HEPES	 y	 10%	 de	 suero	 bovino	 fetal	 (FBS).	 Todos	 los	componentes	de	Life	Technologies.		
3.2.	MÉTODOS	
3.2.1.	FABRICACIÓN	HIDROGEL	
Para	la	fabricación	del	hidrogel	de	pluronic	se	utilizó	pluronic	al	30%	con	agua	destilada.	Por	 lo	 tanto	 se	mezcló	 30g	 de	 pluronic	 con	 100	mL	 de	 agua	 destilada.	 Se	mezcló	 al	SpeedMixer	a	3500	min-1	durante	9	minutos.	
3.2.2.	FABRICACIÓN	TINTA	DE	TITANIO	
La	 caracterización	 de	 la	 tinta	 de	 titanio	 para	 la	 impresión	 3D	 ya	 estaba	 definida	 en	anteriores	 estudios	 del	 grupo	 y	 se	 había	 visto	 que	 la	 proporción	 idónea	 a	 utilizar	 es	3,33g	 de	 polvo	 de	 titanio	 con	 1,5g	 de	 hidrogel	 de	 pluronic.	 Para	 que	 quedara	 la	viscosidad	 perfecta	 se	 mezclaron	 6,66g	 de	 polvo	 de	 titanio	 con	 3g	 de	 hidrogel	 de	pluronic.	La	mezcla	se	hizo	en	un	SpeedMixer	a	3500min-1	durante	1	min	y	después	30s	más.	
3.2.3.	IMPRESIÓN	3D	
Para	 la	 impresión	 3D	 de	 las	 estructuras	 de	 titanio	 se	 ha	 utilizado	 una	 impresora		BCN3D+	Paste	Caster	(Figura	6).	Tal	y	como	diseñó	Diego	Torres	en	el	trabajo	de	fin	de	máster	"Desarrollo	y	biofuncionalización	de	una	estructura	porosa	de	titanio	obtenida	mediante	 impresión	 3D",	 se	 ha	 utilizado	 un	 software	 de	 diseño	 asistido	 por	computadora	(CAD),	en	este	caso	SolidWorks,	para	diseñar	las	diferentes	geometrías	de	las	 piezas.	 El	 fichero	 se	 guardaba	 en	 formato	 STL	 y	 mediante	 el	 software	 Slic3r	 se	obtiene	el	archivo	en	formato	g-code	que	corresponde	al	lenguaje	de	la	impresora.				
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Una	vez	impresas	las	muestras	de	titanio,	se	sinterizaron	en	la	empresa	Aplicaciones	de	Metales	 Sinterizados	 S.A.	 (AMES).	 El	 ciclo	 térmico	 para	 la	 sinterización	 tiene	 una	duración	de	3h	a	una	temperatura	de	1350ºC	en	alto	vacío	para	evitar	la	oxidación	del	titanio.	La	eliminación	del	hidrogel	se	realizó	a	una	temperatura	de	300ºC.	
3.2.5.	BIOFUNCIONALIZACIÓN	DE	LAS	ESTRUCTURAS	DE	TITANIO	
Como	 ya	 se	 ha	 comentado	 anteriormente,	 el	 titanio	 es	 un	 material	 que	 no	 presenta	bioactividad.	Por	eso	se	ha	funcionalizado	con	un	proceso	de	activación	de	la	superficie,	se	ha	aplicado	una	silanización	y	 finalmente	se	ha	biofuncionalizado	con	 la	adición	de	diferentes	biopolímeros.	



















7)	 Después	 sumergir	 las	 muestras	 en	 tolueno	 y	 sonicar	 en	 un	 baño	 de	 ultrasonidos	durante	5	minutos.	8)	Lavar	las	muestras	con	tolueno	(x3),	acetona	(x1),	isopropanol	(x3),	H20	(x3),	etanol	(x3),	acetona	(x3)	y	secar	con	N2.	9)	Poner	las	muestras	en	un	plato	de	petri	y	dejar	a	una	temperatura	de	120ºC	durante	5	minutos.			En	la	Figura	8	se	muestra	un	esquema	de	la	funcionalización	de	las	muestras	de	titanio.		
	







quedaran	 las	 muestras	 sumergidas,	 y	 se	 dejaron	 con	 el	 biopolímero	 a	 temperatura	ambiente	toda	la	noche.	
3.2.6.	CULTIVO	CELULAR	
Cómo	ya	se	ha	mencionado	anteriormente,	se	han	utilizado	células	rMSCs	para	realizar	los	 ensayos	 in	 vitro.	 El	 medio	 que	 se	 ha	 utilizado	 para	 su	 cultivo	 ha	 sido	 Advanced	DMEM	 con	 L-Glutamina,	 Penicilina/Estreptomicina,	 HEPES	 y	 FBS.	 Las	 cantidades	 de	cada	componente	están	descritas	en	el	apartado	"Materiales".	Las	células	se	han	incubado	a	37ºC	con	un	5%	de	dióxido	de	carbono	(CO2)	y	un	95%	de	humedad	relativa.	Una	 vez	 sembradas	 las	 células	 en	 las	 estructuras	 de	 titanio	 se	 cambiaba	 el	medio	 de	cultivo	por	uno	nuevo	cada	dos	días		
3.2.7.	ENSAYOS	CELULARES	IN	VITRO	
3.2.7.1.	ENSAYO	DE	ADHESIÓN	Se	sembraron	las	células	con	el	medio	de	cultivo	sin	FBS	en	cuatro	muestras	diferentes	(una	 con	 cada	 tipo	 de	 biopolímero)	 y	 estuvieron	 en	 la	 incubadora	 a	 37ºC	 durante	 4	horas.	Después	 se	 aplicó	 el	 protocolo	 para	 preparar	 las	muestras	 para	 estudiar	 en	 el	microscopio	electrónico	de	barrido	(SEM).	Para	poder	analizar	las	muestras	por	SEM	se	siguió	el	siguiente	protocolo:	1)	Preparación	de	fosfato	de	sodio	0,1M		 -	Mezclar	1:1	NaH2PO4	0,2M	(monobásico)	con	Na2HPO4	0,2M	(dibásico).		 -	El	pH	final	es	7,4.	2)	Fijar	las	células	con	glutaraldehyde	al	2,5%	en	PB	0,1M	durante	1h	a	una	temperatura	de	4ºC.	
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3)	Lavar	las	muestras	tres	veces	con	PB	a	temperatura	ambiente	(3x10	min).	4)	Deshidratar	las	células	con	lavados	de	etanol:		 -	Etanol	al	50%	en	agua	destilada	durante	15	minutos.		 -	Etanol	al	70%	en	agua	destilada	durante	15	minutos.		 -	Etanol	al	90%	en	agua	destilada	durante	15	minutos.		 -	Etanol	al	96%	en	agua	destilada	durante	15	minutos.		 -	Etanol	absoluto	durante	15	minutos.	5)	Deshidratar	completamente	las	células	con	hexamethyldisilazane	(HMDS)	durante	15	minutos.	6)	Dejar	secar	al	aire	las	muestras	a	temperatura	ambiente	hasta	que	se	haga	el	estudio	por	SEM.	Una	vez	seguido	el	protocolo	se	analizó	la	superficie	al	SEM,	y	para	ver	si	habían	entrado	células	dentro	de	 la	estructura	porosa	se	sumergieron	en	nitrógeno	 líquido	durante	1	minuto	aproximadamente,	lo	que	provoca	que	el	titanio	se	fragilice.	Entonces	se	sacó	y	con	un	golpe	seco	con	un	martillo	se	partieron	por	la	mitad,	así	se	pudo	ver	la	superficie	transversal	interior	en	el	SEM.	
3.2.7.2.	ENSAYO	DE	PROLIFERACIÓN	Se	sembraron	50000	células	en	80	muestras	de	titanio	con	los	biopolímeros	disueltos.	Se	quería	hacer	estudios	de	proliferación	y	diferenciación	para	intervalos	de	4h,	7	días,	14	días,	21	días	y	28	días.	En	cada	 intervalo	de	 tiempo	se	mataban	 	 las	células	de	15	muestras	(3	muestras	para	cada	condición:	Titanio	sin	biopolímero,	con	1K,	con	H3,	con	HRGD	y	con	H4R4).	Para	el	intervalo	de	28	días	se	hicieron	4	series	de	cada	condición	utilizando	 una	 de	 éstas	 para	 cuantificar	 la	 mineralización.	 También	 se	 sembraron	células	en	pocillos	sin	muestra	de	titanio	para	realizar	una	recta	patrón:	se	sembraron	por	triplicado	0,	10000,	20000,	40000	y	80000	células,	que	se	mataron	al	cabo	de	4h.	
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4.2.	 CARACTERIZACIÓN	 DEL	 RECUBRIMIENTO	 MEDIANTE	
BIOPOLÍMEROS	ELR's	














En	 primer	 lugar	 se	 observó	 al	 SEM	 la	 superficie	 exterior	 por	 donde	 penetraron	 las	células	y	luego	el	interior	de	las	estructuras	con	un	corte	transversal	para	ver	si	habían	penetrado	dentro	de	las	estructuras	de	titanio.	


















































Gráfico	1.	Recta	patrón	del	ensayo	de	proliferación.	En	el	Gráfico	1	se	observa	la	recta	patrón	número	de	células	vs.	absorbancia.	A	partir	de	la	ecuación	y=	123.888x	-	13.295	y	con	las	absorbancias	de	todas	las	otras	muestras	se	calcula	en	número	de	células	en	cada	muestra.	En	las	muestras	de	14,	21	y	28	días	se	ha	multiplicado	el	resultado	por	el	factor	de	dilución	para	obtener	el	número	real	de	células	que	había	en	las	muestras.	En	 la	Tabla	 4	 y	 en	 el	Gráfico	 2	 se	muestran	 los	 resultados	 obtenidos:	 el	 número	 de	células	medio	en	cada	muestra	a	los	diferentes	intervalos	de	tiempo	de	incubación.		
Tabla	4.	Número	de	células	para	cada	intervalo	de	tiempo	en	las	diferentes	condiciones.	
Número	de	células	
	 1K	 H3	 HRGD	 H4R4	 Ti	4h	 4.049,3	 3.677,7	 3.264,7	 4.173,2	 3.801,5	
7d	 81.520,6	 63.061,3	 85.113,4	 81.974,9	 53.604,5	
14d	 298.994,6	 272.978,1	 396.246,7	 400.169,8	 254.394,9	
21d	 845.352,2	 735.917,8	 745.415,9	 694.621,8	 725.180,9	












































































En	el	Gráfico	3	se	observa	la	recta	patrón	obtenida	del	ensayo	de	detección	de	ALP	con	una	 ecuación	 y	 =	 1,5374x	 -	 0,1646,	 dónde	 y	 representan	 los	 ng	 de	 ALP	 y	 x	 la	absorbancia.	 A	 partir	 de	 esta	 recta	 se	 pueden	 calcular	 los	 ng	 de	 ALP	 para	 todas	 las	muestras	a	partir	de	su	absorbancia.		





















A	los	14	días	de	incubación	se	observa	un	pico	con	los	valores	máximos	de	ALP.	En	la	condición	 que	 ha	 habido	 más	 cantidad	 de	 ALP	 a	 los	 14	 días	 ha	 sido	 las	 muestras	funcionalizadas	 con	 H3,	 seguido	 del	 titanio	 sin	 funcionalizar,	 1K,	 HRGD	 y	 finalmente	H4R4.	Que	las	muestras	con	más	diferenciación	hayan	sido	las	funcionalizadas	con	H3	tiene	mucho	sentido,	ya	que	este	biopolímero	contiene	un	motivo	celular	que	promueve	la	 mineralización.	 A	 su	 vez,	 concuerda	 con	 los	 resultados	 obtenidos	 en	 el	 ensayo	 de	mineralización	con	AR-S.	Respecto	al	resto	de	muestras	 los	resultados	no	han	sido	los	esperados,	ya	que	no	corresponden	con	los	resultados	del	ensayo	de	mineralización,	y	tendrían	que	coincidir	ya	que	si	las	células	mineralizan	también	tienen	que	diferenciar.	El	 resultado	más	sorprendente	es	el	de	 la	muestra	de	 titanio	 sin	 funcionalizar	ya	que	presenta	más	diferenciación	que	 la	mayoría	de	biopolímeros.	Este	 resultado	debe	 ser	consecuencia	 de	 algún	 error	 porque	 los	 biopolímeros	 son	 bioactivos	mientras	 que	 el	titanio	 no.	 Además	 las	 muestras	 funcionalizadas	 con	 H4R4	 han	 sido	 las	 que	 han	diferenciado	 menos,	 cuando	 en	 principio	 el	 motivo	 celular	 que	 contiene	 este	biopolímero	promueve	tanto	la	adhesión	como	la	mineralización,	y	hay	contradicciones	respecto	 los	 resultados	 del	 ensayo	 de	 mineralización	 .	 En	 otros	 estudios	 se	 ha	demostrado	 que	 el	 titanio	 sin	 funcionalizar	 presenta	menos	 diferenciación	 que	 en	 el	titanio	funcionalizado	[17],	[23],	[27].	La	cantidad	de	ALP	a	partir	de	los	14	días	disminuye	en	todas	las	condiciones	como	era	de	esperar,	ya	que	entonces	aumenta	la	mineralización.		
Tabla	5.	ng	ALP/número	de	células*30	minutos	para	cada	intervalo	de	tiempo.	
ng	ALP/núm.	cells*30min	
	 1K	 H3	 HRGD	 H4R4	 Ti	4h	 0	 0	 0	 0	 0	
7d	 1,37E-07	 1,80E-07	 1,21E-07	 1,28E-07	 1,85E-07	
14d	 1,79E-07	 2,70E-07	 1,28E-07	 1,04E-07	 1,97E-07	
21d	 1,44E-07	 1,63E-07	 1,58E-07	 1,13E-07	 1,60E-07	





















































	 Ti	 H4R4	 HRGD	 H3	 1K	
Media	
absorbancia	




1,51E-07	 1,98E-07	 1,66E-07	 2,60E-07	 1,81E-07	























Cuando	 los	 envases	 están	 llenos	 hay	 una	 empresa	 que	 los	 recoge	 y	 realiza	 el	 debido	procesamiento	de	cada	tipo	de	residuo.	Los	 residuos	 biológicos	 los	 gestiona	 directamente	 la	 universidad	 ya	 que	 se	 generan	muchos,	 con	 un	 sistema	 de	 autoclave.	 Una	 vez	 pasados	 por	 el	 autoclave	 ya	 se	 puede	considerar	que	los	residuos	son	normales	y	se	pueden	tirar	al	contenedor	de	residuos.	
5.2.	CONSUMO	DE	ENERGÍA	




Las	conclusiones	sacadas	en	este	proyecto	han	sido	las	siguientes:	-	Se	ha	conseguido	obtener	estructuras	porosas	de	titanio	mediante	impresión	3D.	-	Se	ha	conseguido	sinterizar	y	eliminar	el	hidrogel	de	 las	muestras	de	titanio	sin	que	padeciera	ningún	tipo	de	corrosión	o	daño	superficial.	-	Se	ha	conseguido	adherir	los	biopolímeros	covalentemente	con	las	estructuras	porosas	de	titanio.	-	En	el	ensayo	de	adhesión	celular	se	ha	visto	que	en	todas	las	muestras	funcionalizadas	con	los	distintos	biopolímeros	las	células	se	han	adherido	tanto	en	la	superficie	como	en	el	interior	de	las	estructuras.		-	 Se	 ha	 visto	 que	 la	 mejor	 adhesión	 de	 las	 células	 se	 ha	 producido	 en	 las	 muestras	funcionalizadas	con	HRGD	ya	que	se	encontraban	más	estiradas,	es	decir	que	eran	más	afines	a	la	superficie.	-	 En	 el	 ensayo	 de	 proliferación	 se	 ha	 demostrado	 que	 las	 células	 han	 proliferado	 en	todas	las	condiciones	de	ensayo	y	se	observan	diferencias	significativas	a	los	28	días	de	incubación.	La	mayor	proliferación	se	ha	producido	en	las	muestras	funcionalizadas	con	HRGD.	-	En	el	ensayo	de	diferenciación	se	observa	un	pico	máximo	a	los	14	días,	con	la	mayor	diferenciación	en	las	muestras	funcionalizadas	con	H3.	-	En	el	ensayo	de	mineralización	se	ha	visto	que	las	células	que	han	mineralizado	más	han	sido	las	que	se	encontraban	en	las	muestras	funcionalizadas	con	H3,	seguidas	de	las	funcionalizadas	con	H4R4.	-	 En	 trabajos	 futuros	 se	 debería	 realizar	 los	 ensayos	 a	 diferentes	 concentraciones	 de	biopolímero	para	determinar	la	concentración	óptima	de	biopolímero.	
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SEM	 157	€/h	 4h	 628	Horno	 30	€/h	 10	min	 5	Estufa	 3	€/h	 28	días	 2.016	Pipetas	 150	€/unidad	 3	unidades	 450	Polvo	de	titanio	 173	€/0,5kg	 0,12	kg	 41,52	Pluronic	 71	€/0,5kg	 0,03	kg	 4,26	FBS	 20	€/500mL	 100	mL	 4	Advanced	DMEM	 23	€/0,5L	 0,37	L	 17,02	L-Glutamina	 10	€/100mL	 0,5	mL	 0,05	Penicilina/Estreptomicina	 10	€/100mL	 0,5	mL	 0,05	HEPES	 60	€/100mL	 10	mL	 6	Tolueno	anhídrido	 107	€/L	 0,04	L	 4,28	PBS	 110	€/100	pastillas	 1	pastilla	 1,1	Nitrógeno	líquido	 1	€/L	 0,5	L	 0,5	
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Kit	LDH	 572	€/2000	reacciones	 75	reacciones	 21,45	Kit	ALP	 271	€/1000	reacciones	 75	reacciones	 20,32	Biopolímeros	 Proporcionados	por	BIOFORGE	 -	 0	Sinterización	 Hecha	por	AMES	 -	 0	Activación	por	plasma	de	oxígeno	 85	€/tratamiento	 16	tratamientos	 1.360	rMSCs	 700	€/1.000.000	células	 *	 100	Dirección	del	proyecto	 90	€/h	 50	h	 4500	Técnico	de	SEM	 80	€/muestra	 12	muestras	 960	
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